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第１章	 序論  
 
1.1	 ヒト胚子標本の MR microscopy  
	 ヒトの発生学や遺伝学の研究を目的としたヒト胚子標本が，これまで，世界各地で収集されてき
た．その質量ともに最大のコレクションが， 1961 年から 1974 年にかけて国内で組織的に収集され，
現在は京都大学大学院医学研究科附属先天異常標本解析センターに所蔵されている，数万体の京都
ヒト胚子コレクション（Kyoto Collection of Human Embryos：以下 Kyoto Collection と呼ぶ）である
（1,2）（Fig. 1.1）． 
	 このようなコレクションが日本に存在するのは，第二次世界大戦後の食糧不足等を背景として
1948 年に優生保護法が施行されたこと，当時の先進国では，日本が唯一の非キリスト教国であった
ことなどが背景となっている．このような経緯のため，これらの標本は，今後，二度と得ることが
できない極めて貴重なものであり，その解析に関しては，標本に損傷を与えない手法が強く望まれ
ている．そこで，1980 年代に実用化された磁気共鳴イメージング（Magnetic Resonance Imaging: MRI），
特に，その空間分解能を 10〜100 µm 程度以上に向上させた MR microscopy が，その解析手法とし
て有望視されている． 
	 このような状況で，1999 年， Duke 大学から，ヒト胚子コレクションとして有名な Carnegie 
Collection の標本を用いた MR microscopy の鮮明な三次元画像が，Scientific American 誌に掲載され
た（3）．この記事が一つのきっかけとなり，京都大学と筑波大学で数万体のヒト胚子標本を MR 
microscopy を用いて三次元撮像し，三次元解剖学構造データベースを作成するための共同研究がス
タートした．当初は，静磁場強度 1.0 T の永久磁石や，静磁場強度 4.7 T の超伝導磁石を用いた MR 
microscope を使用して試験的撮像が行われたが，大量の標本を効率良く撮像する必要性から，超並
列型 MR microscope というアイデアが提案され，臨床用 MRI の超伝導磁石（静磁場強度 1.5 T）を
用いて，そのシステムの有用性が実証された（4）．その後，2.35 T，ボア径 40 cm の横型超伝導磁
石を用いた 4 チャンネルと 8 チャンネルの超並列型 MR microscope（Fig. 1.2）が開発され，2003 年
から 2005 年にかけて，1204 体のヒト胚子標本の三次元撮像（128×128×256 画素，分解能：(120 µm)3，
スピンエコーT1強調像）が行われた（5,6）． 
 
 
CS: Carnegie Stage（ヒト発生段階を 23 ステージで分類）	 	  
Fig. 1.1. Kyoto Collection のヒト胚子化学固定標本の例．NMR 用試料管に挿入されている． 
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 そして 2006 年には，MRI 受信機のダイナミックレンジを飛躍的に向上させたデュアルレシーバ
と，それを用いた 9.4T の縦型超伝導磁石を用いた高分解能 MR microscope が開発され（Fig. 1.3），
三次元 256×256×512 画素，分解能：(60 µm)3の撮像（グラディエントエコーT1強調像）を可能と
した研究が行われた（7-10）（Fig. 1.4）．また，これまで，上記の 1,204 体の三次元解剖学構造デー
タベースを用いた発生学における研究も多数行われ（11-14），現在，高分解能撮像における三次元
解剖学構造データベースの構築が望まれている． 
 
   
          	 	 （a）               （b）                      （c） 
Fig. 1.2. 2.35T 超並列型 MR microscope．（a）システム全体像．（b）4 チャンネル超並列型グラディ
エントプローブ．（c）8 チャンネル超並列型グラディエントプローブ（5,6）． 
 
	 	    
                  （a）                                   （b） 
Fig. 1.3. 9.4T MR microscope．（a）システム全体像．（b）MRI デュアルレシーバの構成．MRI 信号
を異なるゲインで取得しソフトウェアで合成することで広いダイナミックレンジを実現（7-10）． 
 
 
Fig. 1.4. 9.4 T 超伝導磁石を用いた MR microscope で撮像されたヒト胚子正中断面像（10）． 
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1.2	 化学固定標本の MRI 
	 前節で述べた Kyoto Collection のヒト胚子標本は，国内の産婦人科医が，人工妊娠中絶の際に，
注意深く取り出し，主にブアン溶液（ピクリン酸，ホルマリン，酢酸の混合液．組織の収縮が少な
く，短時間で固定可能．）で化学固定し，その後，保存液であるホルマリン水溶液（35～38%ホル
ムアルデヒド水溶液を水で 10 倍希釈）中で長期間保存されたものである．また，MR microscopy
撮像は，NMR 試料管の中で保存液に浸された状態で行われる（Fig. 1.1）．よって，本撮像における
計測対象は化学固定されたヒト胚子標本のタンパク質内に存在する水素原子核（プロトン）と，ホ
ルマリン水溶液のプロトンとなる．しかしながら，標本のタンパク質内に存在するプロトンは T2
が短いため信号減衰が著しく速く，通常の MRI 撮像シーケンスではほとんど検出できない．すな
わち本標本の撮像では，標本に染み込んだホルマリン水溶液のプロトンからの信号を計測している
ことになる．ところが，ヒト胚子標本のプロトンを観測していないにもかかわらず，ヒト胚子の解
剖学的構造が，染みこんだ水溶液のプロトンの MR 画像コントラストとして明瞭に描出されている
（Fig. 1.4）．すなわち，この現象は，標本に染み込んだホルマリン水溶液のプロトンの核磁気緩和
時間（縦緩和時間 T1 と横緩和時間 T2）が，標本のタンパク質高分子などから大きな影響を受けて
いることを示している． 
	 さて，MRI は，医療診断に広く用いられ，その場合には，生きている生体組織に含まれる水のプ
ロトンの信号を利用して撮像が行われ，緩和時間による画像コントラストが病変の診断に活用され
ている．一方，高分解能画像を得るために，摘出組織を化学固定して，MR 撮像を行う研究もしば
しば行われている．そして，これに関連して，生体組織を化学固定する際のプロトンの緩和時間に
関する研究が，これまでいくつか報告されている（15-21）． 
	 これらの研究によると，ホルマリンによる化学固定により，生体組織中のプロトンの T2 は短縮
すると理解されている．すなわち，摘出した新鮮な生体組織をホルマリン水溶液に浸すと，ホルム
アルデヒド（CH2O）がタンパク質中のアミノ基（-NH2）と反応してヒドロキシメチル基（-NH-CH2OH）
を生じ，これらがさらに他のアミノ基と反応して，タンパク質内でメチレン架橋を作ってタンパク
質を固化させて高次構造を喪失させ，それと共に生体作用を失わせる．これにより運動性が減少し
たタンパク質のプロトンと，ホルマリン水溶液中のプロトンとの磁気双極子相互作用や，それらの
プロトン間の化学交換の低周波ゆらぎ成分は大きくなり，これがプロトンの位置での微視的磁場の
低周波ゆらぎを増大させ，核スピンの歳差運動のコヒーレンスの時定数である T2 を短縮させる．
化学固定の際の T1 の変化（しばしば短縮する）も，同様のメカニズムにより，共鳴周波数の近傍
の周波数における磁場のゆらぎの増大によるものと理解されている． 
ところが，このような描像に対し 2014 年，新たな研究が発表された（22）．生体組織の化学固定
に伴う水溶液中のプロトンの T2 の短縮は，高分子プロトンとの相互作用ばかりでなく，ホルマリ
ンの水分子への影響が大きく，それがホルマリン水溶液内のメチレングリコール（H2C(OH)2）と水
分子の間のプロトン間の化学交換によるものであることが示された． 
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 以上のように，化学固定標本が浸された水溶液中のプロトンの緩和時間は，さまざまな影響を受
けるため，ヒト胚子標本の撮像においても，それらを充分に考慮し撮像パラメタを決定する必要が
ある． 
 
1.3	 従来のヒト胚子標本の MR microscopy の問題点 
	 これまでに行われた Kyoto Collection のヒト胚子標本の MR microscopy には，以下のような問題
点があった．Matsuda らによって行われた 1,204 体の標本の計測では（5），解剖学構造データベー
スとしてのサンプルの数は十分であったが，マトリクスサイズが 128×128×256 画素と限られてい
た．また，撮像には T1 強調スピンエコー法だけが使用されていたため空間分解能が限られ，緩和
時間などの NMR（Nuclear Magnetic Resonance）パラメタに関する情報も限られていた．また，その
後 Otake らによって 9.4T で行われた 256×256×512 画素の計測では（10），勾配エコー法だけで計
測が行われており，空間分解能は充分であったが，撮像時間が長かったため撮像サンプルの数が限
られていた．またこちらにおいても，緩和時間などの NMR パラメタに関する情報は限られていた． 
	 このように，従来の研究において様々な試みが行われてきたが，空間分解能，サンプル数，そし
て緩和時間などの NMR パラメタに関する情報，いずれも考慮された研究は行われていなかった．
これらが充分に行われていなかった理由は，NMR 信号のダイナミックレンジ，SNR（Signal to Noise 
Ratio），RF（Radio Frequency）磁場の均一性などが不足していたことなどが原因であった． 
 
1.4	 本研究の目的 
	 本研究では，以上の状況を踏まえ，ヒト胚子標本高分解能解剖学構造データベースの構築を目的
として，以下の 2 項目を，研究の目的とした． 
(1) 核磁気緩和時間（T1，T2）や分子拡散テンソルなどの NMR パラメタの定量計測が可能な，MR 
microscope を開発する． 
(2) ヒト胚子の発展段階にしたがって，複数の標本に関して NMR パラメタ分布の変化を計測し，
NMR パラメタの決定要因を考察すると共に，高分解能解剖学的構造データベース構築のため
の最適な計測手法（パルスシーケンス）を決定する． 
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第２章	 MR microscope 
 
2.1	 装置構成 
	 Fig. 2.1 に本研究で開発した 9.4T MR microscope の装置全体像を示し，Fig. 2.2 に装置の接続構成
を示す．装置は，主に NMR Signal detection system とこれらを制御する MRI Console で構成した．
NMR Signal detection system は，均一な静磁場を発生させる超伝導磁石（Superconducting Magnet），
静磁場の均一度を調整する室温シム（Room Temperature Shim）コイル，NMR 信号に位置情報を付
与する 3 軸勾配磁場（Gradient）コイル，そして NMR 信号を誘起し検出する RF コイルから構成し，
これらを磁石内に順に配置した．MRI Console は，MR microscope 全体を制御する PC，PC で生成し
た波形の RF 信号と勾配磁場波形を RF Power Amp.と Gradient Power amp.にそれぞれ送信し，RF コ
イルで検出した NMR 信号を受信する送受信機（Transceiver），そして室温シムを駆動する直流定電
流電源（Shim Control Current supply Unit）で構成した（23,24）． 
	 本装置は，ヒト胚子標本高分解撮像において高い精度で NMR パラメタを取得するため，従来装
置（デュアルレシーバを用いた 9.4T MR microscope（7））よりも広いダイナミックレンジ，高い SNR，
高い RF 磁場均一度，機械的に頑丈な勾配磁場コイルを得ることを目的に開発した．以下に詳細を
示す． 
 
 
Fig. 2.1.	 9.4T/54mm 開口縦型超伝導磁石を用いた MR microscope. 
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2.2	 超伝導磁石 
	 Fig. 2.1 に本装置に使用した 9.4T 縦型超伝導磁石（プロトンの磁気共鳴周波数：400 MHz）を示
す．MR 画像の SNR は，画素の体積に比例する．よって高い分解能の画像（小さな画素体積の画像）
を得るには，試料の単位体積あたりの SNR の高い装置が必要である． 
高い SNR を実現する最も直接的な方法は磁石の高磁場化である．一般的に，小さなサンプルに
おける画像の SNR は磁場強度の 7/4 乗に比例する （25）．よって本研究では高い分解能でヒト胚子
標本を撮像するため，一般的に用いられる MRI（医療診断用）の 3 から 6 倍程度の静磁場強度を有
する 9.4T 縦型超伝導磁石（JASTEC, JMTC-400/54/SS）を使用した．本磁石は NMR 分光計用に生産
されている磁石であるため開口径は 54 mm と狭く，撮像可能領域（磁場均一領域）も直径約 15 mm，
長さ約 30 mm と狭いが，磁場均一度は一般的な MRI より一桁以上高く，時間安定性に優れている
ため，長時間撮像が行われる MR microscopy としては十分な性能を有する磁石である． 
  
 
 
Fig. 2.2.	 9.4T/54mm 開口縦型超伝導磁石を用いた MR microscope 構成図. 
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2.3	 室温シムコイル 
	 Fig. 2.3 に本装置の室温シムコイルを示す．磁石中にサンプルが挿入されると，サンプルが持つ
わずかな磁性により磁石の均一な磁場が乱れる．磁場の乱れは，MR 画像の SNR の低下及び，位置
精度低下を引き起こすため，MRI 撮像時は磁場を補正する必要がある．本研究では磁場の乱れを補
正するため，磁場調整コイル（シムコイル）を作製し装置に導入した．本シムコイルは 5 つのコイ
ルから成り，それぞれ静磁場方向（Z 軸）に二次の球面調和関数で表現される磁場を生成するコイ
ルである（26）．具体的には，XY，X2-Y2，XZ，YZ，Z2に比例したＺ方向の磁場を生成する．各コ
イルは直径 0.4 mm の銅線を用いて作製した．内径 40 mm，外径 44 mm のアクリルパイプに XY，
X2-Y2，XZ，YZ，Z2の順に巻き付けて室温シムコイルとした．各コイルの直流抵抗は Table 2.1 に
示す通りである．これらのコイルをシム電源は MR Technology 社製 8ch 直流定電流電源（±1A）を
用いた． 
 
 
 
Fig. 2.3.	 室温シムコイル．内径：40 mm 外径：52 mm． 
 
Table 2.1. 各コイルの直流抵抗 
 
  
 XY X2-Y2 XZ YZ Z2 
電気抵抗[Ω] 1.9 1.9 0.9 0.9 1.5 
 8 
2.4	 Gradient コイル 
	 Fig. 2.4 に本装置の 3 軸 Gradient コイルを示す．一般的に高分解能撮像や，分子拡散情報を得る
場合，大きな磁場勾配が必要となる．大きな磁場勾配は，コイルの巻数を増やして磁場発生効率を
高めることや，電流を増やすことで達成されるが，これら手法は，電気抵抗（R）増加や電流（I）
増加を招くため，コイルが発熱（J=RI2）し問題となる．コイルの発熱は，サンプルの温度変化や
静磁場の変動を招くため，複数回の計測が必要な NMR パラメタの計測では，計測精度を著しく低
下させる．そこで本研究では，コイルの発熱を極限まで抑えるため，磁場発生効率を維持しつつ電
気抵抗を極限まで下げた 3 軸 Gradient コイルを使用した．本コイルは，銅の無垢材上に Gradient コ
イルの巻線パターンを掘り，スペースを樹脂で埋めた後に内側を削りパターンを作製するという方
法を用いることで低抵抗化を実現している．これにより，本装置の Gradient コイルの電気抵抗は，
従来の銅線を用いた Gradient コイルの 1/10 とすることができた．同時に従来と同様の巻き数とした
ことで磁場発生効率も維持した．本研究では発生効率を維持したまま電気抵抗を下げることができ
たため，大幅な発熱低下が実現できた．また，本コイルは機械的にも頑丈な構造であり，撮像中の
試料の振動は大幅に抑制された．Table 2.2 に Gradient コイル各軸の電気抵抗及び磁場発生効率を示
す． Gradient コイルの外径は，室温シムコイル内に入るよう 39 mm とし，内径は 32 mm とした．
また Gradient コイル内壁には Gradient コイルと RF コイルとの磁気結合を抑えるための RF シール
ドを設置した．Gradient Power Amp は MR Technology 製±20V±20A の定電流電源を用いた． 
 
Fig. 2.4.	 3 軸 Gradient コイル．内径：32 mm 外径：39 mm． 
 
Table 2.2. Gradient コイル性能 
 Gx Gy Gz 
電気抵抗[mΩ] 122.2 101.7 100.9 
電流効率[mT/m/A] 1.90 1.92 3.37 
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2.5	 RF コイル 
	 Fig. 2.5 に本装置用に開発した RF コイルを示す．精度高く NMR パラメタを取得するためには，
空間的に均一な高周波磁場を生成できる RF コイルが必要である．均一な高周波磁場を発生できる
RF コイルの１つに Birdcage コイル（27）がある．Fig. 2.6（a）に Birdcage コイルの構造を示す．
Birdcage コイルは 2 つのリング導体を複数の直線導体（以後，ラングと呼ぶ）で接続した構造を有
し，ラングは等間隔に配置されている．本コイルは n 本目のラングに流れる電流 Inが，ラングの数
を N，最大電流を I0として， 
 
In = I0 cos
π 2n−1( )
N
"
#
$
%
&
'     ・・・（式 2.1） 
 
としたとき均一な磁場が生成できるという原理で構成されている．このような電流は，リング導体
に配置されている複数のキャパシタの値を調整することによって実現できる．本装置用に開発した
Birdcage コイルは， 8 つのラングで設計したため式 2.1 より Fig. 2.6（b）に示す電流分布となる．
ここで各線の太さは共振周波数での電流の大きさを示し，矢印は電流の向きを示す．本図から分か
るように 8 つのラングの Birdcage コイルは，①から④の 4 つの電流ループで構成されると理解する
ことができ，各ループが生成する磁場は円筒垂直方向（紙面右方向）となる．磁石の磁場に対して
垂直な方向に RF 磁場が生成されるため NMR 信号の誘起および検出が可能となる． 
 
 
（a）                        （b）                         （c） 
Fig. 2.5.  ヒト胚子標本撮像用 Birdcage コイル．（a）15 mm 試験管全身用．（b）15 mm 試験管頭部
用．（c）12 mm 試験管全身用． 
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 本研究では用途に応じて，15 mm 試験管全身用，15 mm 試験管頭部用，そして 12 mm 試験管全
身用の 8 ラング Birdcage コイルを作製した．Fig. 2.7 に作製した Birdcage コイルを平面に展開した
回路図を示す．また Table 2.3 に図中の各パラメタ値を示す．等間隔にラングが配置された円形の
Birdcage コイルにおいて式 2.1 の電流分布を実現するためには，理想的には，リング導体に挿入さ
れるすべてのキャパシタは同じ値であることが好ましい．しかしながら実際の RF コイルは，被写
体ごとに RF コイルの共振周波数を磁気共鳴周波数に合わせ（チューニング），且つ，RF コイルの
インピーダンスを同軸ケーブルの特性インピーダンスと合わせる（マッチング）必要があるため，
常にすべて同じ値を用いることは難しい．よって本研究では，給電点が設置されるラングとラング
の間のキャパシタと，そこから 180 度の位置のラングとラングの間キャパシタの値を少し変化させ
て（C1⇒C2）コイルの共振周波数を調整し，給電点のキャパシタを合成容量を維持したまま分割
する（C2⇒C3+C4）ことでコイルの入力インピーダンスが同軸ケーブルの 50Ωとなるように調整
した．これにより，式 2.1 を完全には満たさないが，給電点を基準として左右対称の電流分布が構
築されるため，生成される電流分布はほぼFig. 2.6（b）となる．Fig. 2.8に 15 mm試験管全身用Birdcage
コイルの周波数インピーダンス特性を示す．本図に示すとおり作製した RF コイルは 400 MHz で共
振ピークを有しインピーダンスは 50Ω程度に調整されている．各コイルの Q 値は 15 mm 試験管全
身用で 224，15 mm 試験管頭部用で 158，15 mm 試験管全身用で 176 であった． 
	 各 RF コイルにはコモンモードノイズが侵入しないように，RF コイルと同軸ケーブルの間にバラ
ン（バランス-アンバランス回路）を設置した（Fig. 2.9）．バランは，同軸ケーブルを外径 15 mm の
アクリルパイプに 2 ターン巻き，その両端のシールド線に可変キャパシタ（Cb）を並列に接続して
構成した．Fig. 2.9（b）にバランの等価回路図を示す．2 つのインダクタ（LL, LS）はそれぞれバラ
ンに用いた同軸ケーブルの信号線とシールド線が有するインダクタンス成分である．シールド線の
インダクタ（LS）には可変キャパシタ（Cb）が並列に接続されているため，これらは並列共振回路
を構成する．並列共振回路は共振周波数でハイインピーダンス（高抵抗）となる特徴を有している
ため，LS と Cb からな並列共振回路の共振周波数を磁気共鳴周波数に調整すれば，バランのシール
ド線は磁気共鳴周波数で高抵抗となり電流が流れなくなる．その結果，コモンモードノイズの主成
分であるバランス電流は RF コイルへ流れなくなり，検出される信号のノイズが低下する． 
	 本装置の RF Power Amp は Thumway 製 class AB wideband power amplifier（300-500 MHz 200 W）
を用いた． 
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   （a）                                （b） 
Fig. 2.6. Birdcage コイルの構造（a）とその電流分布（b）． 
 
 
Fig. 2.7. RF コイルの展開回路図. 
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Table 2.3. 各 Birdcage コイルのパラメタ. 
 
 
 
Fig. 2.8. 15 mm 試験管全身用のインピーダンス強度周波数特性. 
 
       	   
                    （a）	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	    	 （b） 
Fig. 2.9. バラン（a）とその等価回路（b）. 
  
Cb
To%RF%Coil To%Transceiver


LS
LL
 コイル径 
[mm] 
L 
[mm] 
C1 
[pF] 
C2 
[pF] 
C3 
[pF] 
C4 
[pF] 
15 mm 試験管全身用 19.5 36.0 15 25 35 100 
15 mm 試験管頭部用 19.5 16.5 27 33 53.6 150 
12 mm 試験管全身用 16.0 25 22 28 40 100 
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2.6	 送受信機とデータ収集ソフト 
	 Fig.2.10 に本装置の送受信機（Transceiver）を示す．本研究では広いダイナミックレンジを実現す
るためデジタル方式の送受信機（MR Technology, DTRX6, 400 MHz）を使用した．一般的にデジタ
ル方式のメリットは以下の通りである． 
① 非線形性の影響が大きいアナログ回路が，送信系では後段，受信系では初段のみにしか使われてい
ないため，補正処理が容易． 
② 高周波段でオーバーサンプリングされるためダイナミックレンジが広い． 
③ サンプリング後はデジタル回路で処理されるため電気的なノイズは混入しない．ただし，演算誤差
が生じる可能性があるので工夫は必要． 
④ 実部と虚部のチャンネル間の直交性は原理的に保証される． 
	 Fig. 2.11 に本送受信機の構成を示す．送信機として，PC で設定した送信波形を PPG（Pulse 
programmer）で生成し，中間周波数（ωIF）データを用いたデジタル直交振幅変調器（Digital Quadrature 
Amplitude Modulator）にて RF Pulse データに変調し，変調された信号は DAC（Digital to Analog 
Converter）にてアナログ信号として出力され，その後 IRM （Image Rejection Mixer）にて磁気共鳴
周波数に変換する機能を有している．変換された信号は RF	 Power Amp.に入力される．また本機
は 3 軸勾配磁場の波形を生成し出力する機能も有している．受信機として，入力された NMR 信号
は，IRM にて中間周波数（ωIF）に変換した信号を 16 ビット ADC（Analog to Digital Converter）で
オーバーサンプリングし，検出した信号はデジタル直交位相検波器（Digital Quadrature Phase Detector）
によって検波され，Decimation，フィルタリング処理を経て PC に出力する機能を有している．ま
た，送信と受信で使用する共通ユニットとして高周波信号発生器と，PC の Digital I/O ボードとの
同期制御に使用する 8 MHz 基準クロックを備える．これらはすべて FPGA によってコントロール
できるよう設計されている（23,24）． 
 
 
Fig. 2.10. デジタル送受信機. 
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Fig. 2.11. デジタル送受信機のブロック図. 
 
	 Fig.2.12 に本装置のデータ収集ソフトを示す．本ソフトウェアでは上記送受信機より出力された
信号を取得し MRI の画像再構成に必要なデータのみを取り出す機能を有している．具体的には送
受信機より出力された時間分解能 1 µs の膨大なデータを取りこぼすことなく PC のメモリに格納し，
あらかじめ指定されたタイミングで MRI の画像再構成に必要なデータを再サンプリングする．再
サンプリングされたデータは，同時にソフト上に表示され，全データ取得後画像再構成が行われる． 
 
 
Fig. 2.12. データ収集ソフト（Sampler7D）. 
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第３章	 実験方法  
 
3.1	 撮像試料 
	 撮像試料には水ファントムとヒト胚子標本を用いた． 
	 Fig. 3.1 に水ファントムを示す．水ファントムは外径 15 mm，内径 13.5 mm の NMR 試験管に硫酸
銅水溶液を入れたものである．電気的な負荷をヒト胚子標本と同等にするため，液面の高さは，ヒ
ト胚子標本の保存液の液面と同じ底から 30 mm 程度とした． 
	 Fig. 3.2 に CS18 から CS23 のヒト胚子標本を示す．ヒト胚子標本は，摘出後，生理食塩水で凝固
血を取り除き，ブアン固定液（Bouin's solution：ピクリン酸飽和水溶液：ホルマリン：酢酸＝15：5：
1）に一日浸して化学固定を行った後，ホルマリン水溶液（35～38%ホルムアルデヒド水溶液を水
で 10 倍希釈）の中に長期間保存されている標本である．本標本は受精後 8 週末までの器官形成期
のものであり，Carnegie Stage と呼ばれる 23 のステージで分類されている．本実験で用いたヒト胚
子標本の ID は Table 3.1 に示す．なお，本標本の科学的研究を目的とした利用は京都大学倫理委員
会の承認を受けている． 
 
 
          
  Fig. 3.1. 水ファントム.     Fig. 3.2. ヒト胚子標本. 
 
 
Table 3.1. ヒト胚子標本 ID. 
 
 
 
 
10#mm
CS18 CS19 CS20 CS21 CS22 CS23
 CS18 CS19 CS20 CS21 CS22 CS23 
ID 23773 30631 24291 31851 30007 31044 
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3.2	 Birdcage コイルの感度分布評価 
	 開発した Birdcage コイルの感度分布が，従来使用していた Saddle コイルの感度分布より高い均
一度を有しているか評価した．Fig. 3.3 に本評価に使用した Birdcage コイルと Saddle コイルを示す． 
Birdcage コイルは 15 mm 試験管全身用（直径：19.5 mm，高さ：36 mm）を使用した．Saddle コイ
ルは直径：18 mm，高さ：34 mm を使用した．撮像試料は水ファントムと CS23 のヒト胚子標本を
使用した．撮像方法は Fig. 3.4 に示す 3D Spine Echo 法（TR=200 ms，TE=12 ms，Image Matrix: 256
×256×512， Voxel size = (60 µm)3，NEX=1）を使用した．TR，TE，NEX はそれぞれパルスシー
ケンスの繰り返し時間，励起パルスを印加してからデータを取得するまでの時間，信号加算回数で
ある．感度分布評価は，式 3.1 と式 3.2 に示す変動率と NEMA（Peak Deviation Non-Uniformity，28）
を用いて評価した．評価断面はファントム中心の Axial 断面とした． 
 
変動率：	 標準偏差/平均値×100    ・・・（式 3.1） 
NEMA：	 (Smax-Smin)/(Smax+Smin) ×100  ・・・（式 3.2） 
 
  	 	 	      
	 （a）	 	 	 	 	 	 	 	 	 	     	 	 	 	 	 （b） 
Fig. 3.3. RF コイル．（a）Birdcage コイル．（b）Saddle コイル． 
 
Fig. 3.4. Spin Echo パルスシーケンス. 
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3.3	 受信系のダイナミックレンジ評価 
	 開発した装置の受信系のダイナミックレンジ（DR）を評価した．一般的に受信系の DR は，検出
できる信号の最大値と最小値との比で表現される．MRI における信号の最小値はノイズ（RF コイ
ルや受信回路が発生する熱ノイズや外来ノイズ）であるため，基本的にはノイズのレベルを下げる
工夫によって受信系の DR は拡大する．しかしながら実際の受信機では，受信機に内蔵されている
ADC（Analog to Digital Converter）によって信号が検出されるため，DR はその分解能に依存する．
さらに ADC はアナログ信号での非線形性の影響をそのまま受けるため，アナログ信号で歪みが生
じている領域ではノイズレベルを低下させても検出される信号の最小値はある一定値以下とはな
らず，DR は拡大しなくなる．すなわち，受信系には最大の DR が存在する．そこで本評価では，
装置の基本性能である信号とノイズの DR（基本ダイナミックレンジ）と，ノイズを最大限低減し
たときの受信系の最大の DR（最大ダイナミックレンジ）を評価した．具体的には，基本ダイナミ
ックレンジは 1 回で計測されるノイズフロアと NMR 信号の最大値の比からを求め，最大ダイナミ
ックレンジは複数回信号を計測し，平均化することで熱ノイズを低下させ，そのときの信号の最小
値と最大値から求めた．撮像対象は CS23 ヒト胚子標本とし，RF コイルは 15 mm 試験管全身用
Birdcage コイルを使用した．撮像方法は 3D Spine Echo 法（TR=200 ms，TE=12 ms，Image Matrix: 256
×256×512， Voxel size =(60 µm)3）を使用した． 
	 DR の計測は取得した MRI の raw データ（k 空間データ，Fig. 3.5）上で行った．具体的には，raw
データの中心からの距離（波数）r に対して信号の平均パワーをプロットする手法（k-power plot）
（Fig. 3.6）を用いて求めた．一般的に MRI の信号は，k 空間の中心で最大となり，距離 r の-3 乗程
度に比例して減衰する（29）．しかしながら，上述の通り，取得される信号にはノイズや信号の非
線形成分存在するため，Fig. 3.6 に示すようにある距離に達すると信号は減衰しなくなる．これが
ノイズフロアであり，その信号強度と k 空間の中心で最大信号の比が DR である．また k-power plot
の横軸は波数であるため空間分解能を示す．一般的にノイズフロア中にも信号は存在するため実際
の画像の分解能を本図から直接読み取ることは難しいが，画像の分解能を評価する上でノイズフロ 
 
       
Fig. 3.5. MRI raw データ（k 空間強度分布） 	 	 	 	 	 	 	 Fig. 3.6. k-power plot  
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アの位置は一つの目安となる． 
	 なお，アナログ受信機を用いた従来研究（7）における最大ダイナミックレンジはレシーバ単体
で 55 dB 程度であり，デュアルレシーバを用いた場合は 90 dB 程度であった．本装置ではこれらよ
り広いダイナミックレンジの実現がもとめられている． 
 
3.4	 ヒト胚子標本の T1，T2，プロトン密度計測 
	 ヒト胚子標本のステージ（ヒト発生段階）と NMR パラメタの関係を明らかにするため T1，T2，
プロトン密度を求めた．撮像対象は CS18 から CS23 のヒト胚子標本とした．RF コイルは，CS18
から CS20 は 12 mm 試験管全身用 Birdcage コイル，CS21 から CS23 は 15 mm 試験管全身用 Birdcage
コイルを使用した． 
	 T1，T2，プロトン密度は Fig. 3.4 に示す Spin Echo 法によって計測される信号から求めることがで
きる．Spin Echo 法は，励起パルス（90°パルス）印加後，再収束パルス（180°パルス）を印加す
ることで，磁場の不均一性の影響をキャンセルしたのち信号を検出する手法である．磁場不均一性
の影響を抑えているため，サンプルが有する T2 を直接反映した信号を検出できる．式 3.3 は Spin 
Echo 法によって得られる画像の各ピクセルの信号強度 I(x,y,z)を示す式である． 
 
 I(x,y,z)=kρ(x,y,z){1-exp(-TR/T1(x,y,z))}･exp(-TE/T2(x,y,z))・・・（式 3.3） 
 
ここで k は定数，ρ(x, y, z)はプロトン密度を示す． T1は式 3.3 を用いて求めることができる．TE
を一定とし，TR を変えた 2 枚以上の画像の信号強度から算出される．本研究では，TE は最短（12 
ms）とし，TR は，事前検討よりヒト胚子標本の組織のほとんどの T1は 200 から 500 ms 程度であ
ることから，200 ms と 800 ms とした 2 枚の画像から算出した．同様に，T2も式 3.3 を用いて求め
ることができる．TR を一定とし，TE を変えた 2 枚以上の画像の信号強度から算出される．本研究
では TR は 800 ms 一定とし，TE は，こちらも事前検討よりヒト胚子標本の組織のほとんどの T2は
5 ms から 25 ms 程度であることから，12, 18, 24, 36 ms として 4 枚の画像を取得し，ノイズの影響を
排除するため 12 ms と，18, 24, 36 ms の三種の組み合わせから T2を算出し，最小値を採用した．最
小値を採用したのは，絶対値画像におけるゼロ近くの信号による誤差の増大を避けるためである．
プロトン密度は上記で求まった T1, T2と 1 枚の画像から式 3.3 を用いて算出される．本研究では TR
を 800 ms，TE を 12 ms としたときの画像と上記で求めた T1及び T2を用いて PD を算出した．なお，
いずれの画像も 3D Spin Echo 法を用い Image Matrix: 256×256×512， Voxel size = (60 µm)3で撮像
した． 
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3.5	 分子拡散計測 
	 ヒト胚子標本の分子拡散を評価するため分子拡散計測を行った．撮像対象は CS23 とした．RF コ
イルは，全身撮像には 15 mm 試験管全身用 Birdcage コイルを使用し，頭部撮像には頭部の神経構
造を詳細に観察するため感度を高めた 15 mm 試験管用頭部用 Birdcage コイルを使用した． 
	 水分子の 1 次元拡散 ADC（apparent diffusion coefficient）は，Fig. 3.7 に示す Spin Echo のパルスシ
ーケンスに一対の勾配磁場（motion probing gradient: MPG）を加えた Stejskal-Tanner 法（30）によっ
て求めることができる．Spin Echo 法に MPG パルスを加えると，分子はパルスを印加した軸方向に
拡散するため Echo の信号強度が低下する．このときの画像の各ピクセルの信号強度 Idiffと ADC の
関係は式 3.4 で表される． 
 
	     Idiff=I0 exp(-bADC) 
	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 
ln IdiffI0
!
"
#
$
%
& = −bADC      ・・・（式 3.4） 
 
ここで I0は MPG パルスを加えていないときの信号強度である．b は MPG パルスの影響を示す値で
あり式 3.5 によって表される． 
 
	  b=γ2G2δ2(Δ-δ/3)	      ・・・（式 3.5） 
 
ここでγはプロトンの磁気回転比（42.6 MHz/T），G，δはそれぞれ MPG パルスの強度とパルス幅，
Δは 2 つの MPG パルスの間の時間である． 
	 上記は 1 次元の説明であるが，実際に実空間で起きている 3 次元の拡散も同様に Stejskal-Tanner
法を用いて求めることができる．一般的に三次元の拡散は楕円体に広がると仮定でき，その大きさ
と形は式 3.6 に示す 2 階のテンソル D を用いて表すことができる． 
 
D =
Dxx Dxy Dxz
Dxy Dyy Dyz
Dxz Dyz Dzz
!
"
#
#
#
#
$
%
&
&
&
&
     
・・・（式 3.6） 
 
このとき Stejskal-Tanner 法を用いて計測された拡散画像の各ピクセルの信号強度 Ikと D の関係は，
式 3.4 を 3 次元に拡張することで次の式で表せる． 
 
   ln IkI0
!
"
#
$
%
&= − bijDij
j=1
3
∑
i=1
3
∑ = −bgkTDgk     ・・・（式 3.7） 
                             = −b(gkx2 Dxx + gky2 Dyy + gkz2Dzz + 2gkxgkyDxy + 2gkxgxzDxy + 2gkygkzDyz )  
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ここで g は実験室系における MPG パルス印加軸の単位ベクトルである．また，テンソルの成分と，
MPG のベクトルを次の様に置きかえた場合， 
 
X=(Dxx Dyy Dzz Dxy Dxz Dyz)T     ・・・（式 3.8） 
αk=(gkx2 gky2 gkz2 2gkxgky 2gkxgkz 2gkygkz)T   ・・・（式 3.9） 
 
式 3.7 は次の様に表すことができる． 
 
αkX =
1
b ln
Ik
I0
!
"
#
$
%
&= ADCk
     
・・・（式 3.10） 
 
そして，少なくとも N（6≧N）個の軸（αN）の MPG で ADC を取得すれば次の様なベクトルを定
義でき， 
 
A=(α1 α2 ･･･ α6 )T     ・・・（式 3.11） 
ADC=(ADC1 ADC2 ･･･ ADC6)T    ・・・（式 3.12） 
 
これらから， 
A X=ADC      ・・・（式 3.13） 
 
を得る．よってこれら関係から X を行列演算から求めれば拡散テンソル D が求まる． 
	 本研究では，これらテンソルデータから 3 次元の平均的な拡散情報である MD（Mean Diffusivity）
と，拡散異方性の強さの指標である FA（Fractional Anisotropy）を求めた（31-33）．MPG パルスを
印加していない Spin Echo 法の画像（TR=1200 ms，TE=32 ms，Image Matrix: 128×128×256， Voxel 
size =(120 µm)3）と，同条件の Spin Echo の画像に b=790 sec/mm2（δ = 6 ms, Δ = 16 ms）の MPG パ
ルスを印加した 6 つの軸（g）（（1, 0, 1）（-1, 0, 1）（0, 1, 1）（0, 1, -1）（1, 1, 0）（-1, 1, 0））の画像か
ら，6 つの軸の ADC Map を算出し，式 3.13 より拡散テンソルを算出した．また拡散テンソルの固
有値λ1，λ2，λ3（λ1≧λ2≧λ3）を求め，式 3.14 と式 3.15 より MD と FA を求めた．  
 
MD = 13 λ1 +λ2 +λ3( )      ・・・（式 3.14） 
FA = 32
λi −MD( )
2
i=1
3
∑
λi
2
i=1
3
∑
    ・・・（式 3.15） 
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Fig. 3.7. 拡散計測パルスシーケンス. 
 
3.6	 ヒト胚子標本の構造計測 
	 開発した本装置でヒト胚子標本の解剖学構造データを取得できるか評価をするため，構造計測を
行った．撮像対象は CS21 から CS23 のヒト胚子標本とした．RF コイルは，15 mm 試験管全身用
Birdcage コイルを使用した． 
	 ヒト胚子標本の解剖学構造計測は Fig. 3.8 に示すパルスシーケンス（Gradient Echo 法）を用いた．
Gradient Echo 法は，任意の Flip Angle（FA:α°）の励起パルス印加後，勾配磁場のみを用いてエコ
ーを発生させる方法である．Spin Echo 法とは異なり反転パルスを用いないため，磁場の不均一性
の影響を抑えることはできないが，エコータイムが短縮できるため，高い SNR の画像取得が可能
である．また試料の磁化率に応じたコントラストが得られるため，ヒト胚子標本の撮像においては，
各組織に残存しているヘモグロビン由来の常磁性体等の影響を受けて豊富なコントラストの画像
が得られる．本研究では TR=200 ms，TE=6 ms，FA=90 deg，Image Matrix: 256×256×512， Voxel size 
= (60 µm)3，NEX=2 or 3，Scan time=7.2 or 11 hours）として撮像を行った． 
 
Fig. 3.8. Gradient Echo パルスシーケンス. 
RF
Read(Z)
Phase1(X)
TR
TE
Phase2(Y)
α° NMR6Signal
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第４章	 実験結果  
 
4.1	 Birdcage コイルの感度分布評価 
	 Fig. 4.1 に Birdcage コイルと Saddle コイルで撮像したファントム中心の Axial 画像を示す．上段
は画像をカラーで表示したもの，下段はその鳥瞰図である．本図から判るように Saddle コイルの画
像は，2 カ所局所的に信号強度が大きく低下している部分が存在した．Saddle コイルは，実質的に
向かい合った 2 つのループに同相の電流が流れて動作するコイルと理解することができる．その場
合，二つのループのエレメント間では磁場の打ち消しが生じる．今回計測された 2 カ所の信号低下
部はこの部分に当たり，コイルの構造上このようなムラが生じてしまう．Saddle コイルの変動率は
16.3％，NEMA は 58.9％であった．一方 Birdcage コイルの画像は，大きな信号低下は見られなく比
較的均一であったった．このような結果を得られたのは，Birdcage コイルは，Saddle コイルの様な
磁場の打ち消し領域をあらかじめ理解し，その領域を補う磁場を作る電流ループを予め設けた構成
となっているからである．そのため Saddle コイルの様な大きな低下は生じず，Saddle コイルに対し
て均一な画像が取得できた．Birdcage コイルの変動率は 14.7％，NEMA は 47.9％であり，数値的に
も Birdcage コイルの方が均一であることが示された． 
 
 
	 	 	 	 	 	 	 	 （a）	      	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 （b） 
Fig. 4.1. ファントムを用いた感度分布評価結果．上段：画像カラー表示．下段：鳥瞰図．（a）Birdcage
コイル．（b）Saddle コイル． 
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 Fig. 4.2 に Birdcage コイルと Saddle コイルで撮像したヒト胚子標本の撮像結果を示す．こちらの
撮像においても Saddle コイルの画像は局所的に著しく信号が低下している部分があり，関心領域で
あるヒト胚子の領域でも信号が一部低下していた（Fig. 4.2（b）黄色矢印）．一方 Birdcage コイルは，
ファントム撮像時と同様に，Saddle コイルのような大きな低下はなく，均一で良好な画像が取得で
きた．本結果より，Birdcage コイルを用いることで，従来より高い精度での NMR パラメタ計測や
形態計測ができる見通しが得られた． 
	 なお，今回は 8つのラングを用いたコイルであったが，理論的にはラングの数をさらに増やせば，
さらに高い感度分の均一性が得られる．また今回は 1 点からのリニア給電方式であったが，90 度ず
れた位置からも同時に給電する QD（Quadrature Detector）給電方式を用いれば均一度はさらに上が
り，感度も最大√2 倍となる．本研究においてもこれらの導入は検討したが，ヒト胚子標本向けコ
イルは非常に小さいため，複雑な加工が信号損失を増加させると考え今回は導入しなかった．今後
加工精度を上げることができれば，これらは導入すべきである． 
 
 
（a）	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 （b） 
Fig. 4.2. ヒト胚子標本を用いた感度分布評価結果．（a）Birdcage コイル．（b）Saddle コイル． 
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4.2	 受信系のダイナミックレンジ評価 
	 Fig. 4.3 に信号加算回数を 1，4，16 と変えて撮像した画像を示す．いずれも同一標本，同一面の
Sagittal 画像である．MRI における画像の SNR は信号加算回数の平方根に比例するため，本図にお
いてもその回数に応じて SNR が改善していく傾向が示された．Fig. 4.4 に Fig. 4.3 に示した画像の
raw データから求めた k-power plot を示す．青が信号加算回数 1，赤が信号加算回数 4，緑が信号加
算回数 16 のプロットである．まず，装置の基本性能である信号とノイズのダイナミックレンジ（基
本ダイナミックレンジ）を評価するため信号加算回数 1 における DR を評価した．グラフより-75 dB
程度までは直線で減衰し，その後約-81 dB で完全にフラットとなることが示された．本結果より開
発した装置でヒト胚子標本を撮像するときの基本ダイナミックレンジは 81 dB であることが示され
た．続いて受信系の最大ダイナックレンジを評価するため信号加算回数 4，16 の結果に着目した．
Fig. 4.4 のグラフより信号加算回数 4 と 16 の DR はそれぞれ 86.6 dB と 92.3 dB であることが示され
た．信号加算回数 1 と 4，4 と 16 をそれぞれ比較するとその差は 5.6 dB（1.9 倍），5.7 dB（1.9 倍）
であった．本結果より，本装置の受信系の最大ダイナミックレンジは 92.3 dB 以上あることが示さ
れた．また，ほぼ理論通り 6 dB（2 倍）ずつ DR が広がり続けていることから，正確な評価はでき
ていないが，最大ダイナミックレンジは 100 dB 近く，もしくはそれ以上広いことが本結果より予
想れた．本結果は，デュアルレシーバを用いた従来研究の最大ダイナミックレンジを優に超える結
果となった．これにより従来より高い SNR の画像を取得できる見通しが得られた． 
 
 
	 	 	 	 	 	 （a）	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 （b）	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 （c） 
Fig. 4.3. MR 画像と信号加算回数の関係．（a）信号加算回数 1 回（b）信号加算回数 4 回（c）信号加
算回数 16 回. 
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Fig. 4.4. CS23. k-power plot. 
 
4.3	 ヒト胚子標本の T1，T2，プロトン密度測定 
	 Fig. 4.5 に T1 ，T2	 ，PD 計測のために撮像した画像の一例を示す．本図に示したのは 3D Spin Echo
法で撮像した CS23 の T1強調画像（TR/TE=200/12 ms），T2強調画像（TR/TE=800/36 ms），PD 強調
画像（TR/TE=800/12 ms）である．このように撮像パラメタを変えることによりコントラストの異
なる画像が得られた．本研究では，これらを初め複数のパラメタ画像から T1 Map，T2 Map，そして
PD Map を算出した． 
	 Fig. 4.6 から Fig. 4.11 に各ステージのヒト胚子標本の Spin Echo 法で撮像した T1 強調画像
（TR/TE=200/12 ms） と複数の画像から算出した T1 Map，T2 Map，そして PD Map を示す．各 Map
いずれも保存液で値のざらつきが目立つが，これは，ヒト胚子領域での T1，T2そして PD を精度高
く求めることを目的に撮像シーケンスの TR と TE を決定したため T1，T2，PD の値がヒト胚子標本
と大きく異なる保存液領域では誤差が生じやすくなっているためである．TR，TE の変更や取得す
る画像を増やせばある程度ざらつきを抑えることは可能であるが，本研究ではヒト胚子標本の計測
を重点としたためこれら変更は行わなかった．次に各ステージ T1 Map と T2 Map に注目すると，こ
の二つの画像は非常に傾向が似ていることが示された．Fig. 4.12 に CS23 の T1，T2分布を示す．本
グラフから T1 と T2 の間には相関があることが示された．一般的に T1 と T2 の緩和機構に同時に影
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響を与えるのは，分子運動による局所揺動磁場などの影響による低周波揺らぎに寄るものが大きい
とされており，本結果は，ヒト胚子標本はその影響を強く受けていることを示す結果であると考え
られた．一方，PD Map に関してはヒト胚子標本上ではほとんどコントラストを示さず，ヒト胚子
中に存在する保存液はほとんど均一に分布していることを示した． 
	 Fig. 4.13 と Fig. 4.14 に撮像結果から識別可能なコントラストを有す大きな組織毎の発生段階（ス
テージ）と T1，T2 の関係の示す．グラフから判るように，これら組織では発生段階と T1，T2 に優
位な相関はみられなかった．またコントラストを有しない組織では，いずれもほぼ同じ T1，T2を示
した．このような傾向を示したのは，コントラストを有する組織はすでに特定の組織として特徴（機
能，構造）を有したため一定の T1と T2を有したと考えられた．一方識別できないような組織は，
未成熟であり機能を有していないため，組織として類似しておりほぼ同じ T1と T2になったと考え
られた． 
 
 
（a）	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 （b）	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 （c） 
Fig. 4.5. CS23．（a）T1強調画像．TR/TE = 200/12 ms．（b）T2強調画像．TR/TE = 800/36 ms．（c）PD
強調画像．TR/TE = 800/12 ms．  
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4.4	 ヒト胚子標本の水分子拡散計測 
	 Fig. 4.15 に撮像結果の一例を示す．本図に示したのは MPG パルスを加えた 3D Spin Echo 法で撮
像したヒト胚子標本全身の b=0 sec/mm2のベース画像と，MPG パルスを印加した 3 つの軸（（-1, 0, 1）
（0, 1, 1）（0, 1, -1））の b=790 sec/mm2の画像拡散強調画像である．拡散強調画像に注目すると，舌
や胴部で各軸で若干コントラストが異なることが判る．これらは MPG パルスを印加した軸の拡散
具合を強調した画像であるため信号強度が弱いほど，その軸方向に拡散していることを示す．本研
究では，これら画像から拡散テンソルを求め，MD Map と FA Map を算出した．なお，肝臓領域で
は，T2が非常に短いため有効な値を得ることができなかったので評価対象とはしなかった． 
	 Fig. 4.16 にヒト胚子標本全身の T1強調画像，MD Map，FA Map と頭部の全身の T1強調画像，MD 
Map と FA Map を示す．頭部の画像においては，専用コイルを用いて撮像したため，全身の画像に
比べ，鮮明な画像を得た．また Gradient コイルの中心での撮像であるため，MPG パルスが正確に
印加でき高い精度で計測ができている．MD Map は Fig. 4.11（b）と（c）に示す T1，T2 Map と非常
に類似していることが示された．これは分子の動きやすさ，すなわち組織の構造が T1，T2に大きな
影響を与えていることを示す結果であると考えられた（詳細は考察にて述べる）．FA Map では，頭
部，目（水晶体胞）舌，そして，脊髄と思われる領域で拡散異方性が強いことが示された．これら
部位はいずれも神経繊維が多く存在する部位であるため，神経繊維が拡散異方性を構築し，それが
描出されていると思われる． 
 
4.5	 ヒト胚子標本形態計測 
	 Fig. 4.17 から Fig. 4.22 に CS21 から CS23 のヒト胚子標本を Spin Echo 法と Gradient Echo 法で撮像
した結果を示す．いずれも T1強調画像であり，TR は共に 200 ms として TE はそれぞれ最短値であ
る 12 ms と 6 ms とした．それぞれ正中 Sagittal 断面，頭部中心 Axial 画像，目中心 Axial 画像，心
臓中心 Axial 画像，そして肝臓中心 Axial 画像を示す．また Fig. 4.23 に CS23 の画像の拡大図も示す．
これら撮像結果から分かるように，Gradient Echo 法の方が鮮明な画像が取得できた．肝臓に関して
は，血管を描出しているような画像も取得できた．このような結果が得られた主な要因は，Gradient 
Echo 法が Spin Echo 法よりも TE を短くできたこと，そして画像に磁化率のコントラストを付与で
きたことによる．Fig. 4.24 に Fig. 4.21 と Fig. 4.22 で示した CS23 の Spin Echo 画像と Gradient Echo
画像の k-power plot を示す．Spin Echo 法のプロットは k=10000 m-1で緩やかなカーブとなり，高い
周波数成分の信号はノイズフロアに埋もれ始めていたが，Gradient Echo 法のプロットは，ほぼ理想
通りに直線で減衰し，高い周波数成分においても信号が検出できていた．信号を検出できた要因は
Gradient Echo 法を選択したことで TE の短縮が可能となり NMR 信号の強度，特に組織境界の T2が
短い部分の信号強度を上げることができたからである．これにより相対的なノイズが低下し，高い
周波数成分の信号まで取得が可能になり，画像の分解能が向上した．以上より，ヒト胚子標本の解
剖学構造計測では Gradient Echo 法が非常に有用であることが示された． 
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      （a）	 	 	 	 	 	 	  （b）	 	 	 	 	 	 	 	  （c）	 	 	 	 	 	 	 	 	 （d） 
Fig. 4.6. CS18．（a）SE T1強調画像 TR/TE = 200/12 ms．（b）T1 Map．（c）T2 Map．（d）PD Map． 
 
 
      （a）	 	 	 	 	 	 	  （b）	 	 	 	 	 	 	 	  （c）	 	 	 	 	 	 	 	 	 （d） 
Fig. 4.7. CS19．（a）SE T1強調画像 TR/TE = 200/12 ms．（b）T1 Map．（c）T2 Map．（d）PD Map． 
 
 
      （a）	 	 	 	 	 	 	  （b）	 	 	 	 	 	 	 	  （c）	 	 	 	 	 	 	 	 	 （d） 
Fig. 4.8. CS20．（a）SE T1強調画像 TR/TE = 200/12 ms．（b）T1 Map．（c）T2 Map．（d）PD Map． 
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      （a）	 	 	 	 	 	 	  （b）	 	 	 	 	 	 	 	  （c）	 	 	 	 	 	 	 	 	 （d） 
Fig. 4.9. CS21．（a）SE T1強調画像 TR/TE = 200/12 ms．（b）T1 Map．（c）T2 Map．（d）PD Map． 
 
 
      （a）	 	 	 	 	 	 	  （b）	 	 	 	 	 	 	 	  （c）	 	 	 	 	 	 	 	 	 （d） 
Fig. 4.10. CS22．（a）SE T1強調画像 TR/TE = 200/12 ms．（b）T1 Map．（c）T2 Map．（d）PD Map． 
 
 
      （a）	 	 	 	 	 	 	  （b）	 	 	 	 	 	 	 	  （c）	 	 	 	 	 	 	 	 	 （d） 
Fig. 4.11. CS23．（a）SE T1強調画像 TR/TE = 200/12 ms．（b）T1 Map．（c）T2 Map．（d）PD Map． 
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Fig. 4.12. CS23 T1，T2分布． 
 
 
Fig. 4.13. 各ステージの T1 
 
 
Fig. 4.14.各ステージの T2 
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               （a）	 	 	 	 	 	  （b）             （c）              （d） 
Fig. 4.15. CS23 拡散強調画像．（a）b=0 sec/mm2．（b）b=790 sec/mm2（-1, 0, 1）．（c）b=790 sec/mm2
（0, 1, 1）．（d）b=790 sec/mm2（0, 1, -1）．  
 
 
Fig. 4.16. CS23．（a）全身 Sagittal T1強調（b）全身 Sagittal MD Map（c）全身 Sagittal FA Map（d）
頭部 Sagittal T1強調（e）頭部 Sagittal MD Map（f）頭部 Sagittal FA Map（g）目中心 Axial T1強調（h）
目中心 Axial MD Map（o）目中心 Axial FA Map 
a cb
d fe
g ih
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Fig. 4.17. CS21 Spin Echo 画像．（a）正中 Sagittal（b）頭部中心 Axial（c）目中心 Axial（d）心臓中
心 Axial（e）肝臓中心 Axial. 
 
Fig. 4.18. CS21 Gradient Echo 画像．（a）正中 Sagittal（b）頭部中心 Axial（c）目中心 Axial（d）心臓
中心 Axial（e）肝臓中心 Axial. 
a
b c
d e
b c
a d e
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Fig. 4.19. CS22 Spin Echo 画像．（a）正中 Sagittal（b）頭部中心 Axial（c）目中心 Axial（d）心臓中
心 Axial（e）肝臓中心 Axial. 
 
Fig. 4.20. CS22 Gradient Echo 画像．（a）正中 Sagittal（b）頭部中心 Axial（c）目中心 Axial（d）心臓
中心 Axial（e）肝臓中心 Axial. 
a
b c
d e
b c
a d e
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Fig. 4.21. CS23 Spin Echo 画像．（a）正中 Sagittal（b）頭部中心 Axial（c）目中心 Axial（d）心臓中
心 Axial（e）肝臓中心 Axial. 
 
Fig. 4.22. CS23 Gradient Echo 画像．（a）正中 Sagittal（b）頭部中心 Axial（c）目中心 Axial（d）心臓
中心 Axial（e）肝臓中心 Axial. 
a
b c
d e
b c
a d e
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（a）                                           （b） 
Fig. 4.23. CS23 正中 Sagittal 拡大画像．（a）Spin Echo 画像（b）Gradient Echo 画像. 
 
 
Fig. 4.24. CS23 k-power plot 
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第５章	 考察  
 
5.1 ヒト胚子標本における NMR パラメタ 
	 Fig. 5.1 に今回の実験で得られた CS23 の T1 Map，T2 Map，MD Map を再掲する．これら 3 つのパ
ラメタ Map に着目すると，4.3 節や 4.4 節で述べたとおり，コントラストが非常に類似しているこ
とが分かる．本結果から，我々は，ヒト胚子標本における NMR パラメタは，組織の幾何学的な構
造の影響を強く受けた結果と考えた．理由は以下の通りである． 
 
 
	 	 	 	 （a）	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 （b）	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 （c） 
Fig. 5.1. CS23 NMR パラメタ．（a）T1 Map（b）T2 Map（c）MD Map. 
 
	 冒頭に述べたとおり，化学固定標本の MRI は通常の生体組織の MRI とは異なり，計測対象は，
化学固定標本に染みこんだ保存液（ホルマリン水溶液）のみである．それにもあるにもかかわらず，
我々が T1，T2強調画像でコントラストを得られているのは，保存液のプロトンスピンが化学固定標
本のタンパク質のプロトンスピンと相互作用しているからである．本研究の結果より T1，T2，MD
は高い相関を持つことが示された．しかしながら一般的に MD は基本的に T1，T2の影響は受けず，
組織の構造を強く反映する．それにもかかわらず類似したと言うことは，組織構造が保存液のプロ
トンスピンとタンパク質のプロトンスピンの相互作用に影響を与えていることが考えられる．そこ
で次の様な緩和の機序が考えられた．基本的に拡散係数が小さいところには組織が密に存在する狭
い空間であり，その場合，組織に染みこむ保存液は，比較的タンパク質の近くに存在することとな
る．保存液とタンパク質が近くに存在した場合，これらのプロトンスピン間の相互作用は強くなる
ため，T1，T2は強い影響を受けて短縮されることが予想される．もし上記説明が正しければ実験で
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50$
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も同じ傾向を示すはずである．Fig. 5.1 に着目すると，プロトンスピン間の相互作用が強い T1，T2
の短い領域では MD も小さい値を示し，仮説通りの傾向を示した．一方，拡散係数が大きいところ
は，組織が疎であり，その場合，組織に染みこむ保存液の周囲にはほとんどタンパク質が存在しな
いことになる．その場合，ほとんどのプロトンスピン間の相互作用は生じないので T1，T2は比較的
長くなると予想された．先ほどと同様に実験結果に注目すると，上記説明の通りの傾向を示した．
以上より，ヒト胚子標本における NMR パラメタは，固定標本の組織の幾何学的な構造の影響を強
く受けている可能性が示唆された． 
 
5.2 ヒト胚子標本の PD, ADC 分布 
	 Fig. 5.2 に CS23 のプロトン密度 Map の密度分布ヒストグラムを示す．ヒストグラムに示すよう
にヒト胚子標本と保存液（ホルマリン水溶液）それぞれ違うピークを示し，ヒト胚子標本のプロト
ン密度は，保存液の 3 割程度であることが示された．通常，生体には 7 から 8 割程度水（プロトン）
を含んでいるため，ヒト胚子標本においては保存液に浸されてあるので，通常の生体同等以上のプ
ロトンの存在が予想されたが，極端に少ないことが示された． 
	 Fig. 5.3 に CS23 の MD Map の拡散係数分布ヒストグラムを示す．こちらのヒストグラムもプロト
ン密度同様にヒト胚子標本と保存液それぞれ違うピークを示し，ヒト胚子標本内にある水分子の拡
散係数は，保存液の水分子の 60％程度であることが示された．通常，生体における拡散係数は水の
30％程度であることを考えると大きな値を示した． 
 このように通常と異なる傾向を示したのは，生体とヒト胚子標本でタンパク質の状態が異なるこ
とが要因であると考えられた．具体的には，ヒト胚子標本はブアン固定液によってタンパク質が固
定されているため，タンパク質の結合水の運動性は，低くなり，その影響で水分子の相関時間（分
子が次の状態へ変化する時間）が延長し T2 が短縮（34）したことで信号が検出できなくなったた
めであると考えられた．すなわち，ヒト胚子領域においては，MRI 装置で検出できる信号が少ない
ため，保存液の PD が減ったように見えたと考えられた．また ADC においては，拡散が小さい， 
 
  
	 	 	 	 	 Fig. 5.2.プロトン密度ヒストグラム .         	 	  Fig. 5.3. MD ヒストグラム. 

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

MD
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空間的に狭い領域では上記同様タンパク質の結合水の運動性が弱まるため，T2は短縮し検出できな
くなると考えられ，その結果，拡散が小さい領域では信号がほとんど検出されないため，平均的な
ADC は上がり，見かけ上 ADC が高くなったように見えたと考えられた．このように今回の研究よ
り PD，ADC においても，ヒト胚子標本は通常の生体の NMR パラメタとは異なった機序によって
決定されていることが示唆された． 
 
5.3 ヒト胚子標本の T2*コントラスト 
	 4.5 節において，ヒト胚子標本を Gradient Echo 法で撮像した場合，Spin Echo 法によって撮像した
画像に対し鮮明なコントラストを有する画像が得られることが示された．これはヒト胚子標本に内
在する磁化率の異なる物質による磁場不均一性の影響を受けた見かけの T2（T2*）によるものであ
る．本考察では，Gradient Echo で得られるコントラストを評価するため，Graient Echo 法を用い
TR=200 ms 一定，TE=5〜12 ms の画像を取得した．同時に比較対象として Spin Echo 法を用いて
TR=200 ms，TE＝12 ms の画像を取得した．撮像対象は CS23 のヒト胚子標本とし，RF コイルは，
高い SNR で評価することを目的に 15 mm 試験管頭部用 Birdcage コイルを使用し頭部のみ撮像対象
とした． 
	 Fig. 5.4 に撮像結果を示す．Fig. 5.4（a）〜（e）はそれぞれ Gradient Echo 法の TE=5，6，8，10，
12 ms の画像である．Fig. 5.4（f）は Spin Echo 法の TE=12 ms の画像である．本図から分かるよう
に Gradient Echo 法ではエコータイムを変えることで異なるコントラストが得られることが分かる．
特に延髄，脊髄の領域では，局所的に磁化率の異なるものが存在しコントラスト比が大きくなって
きていることが見て取れる．おそらく延髄内に残存した凝固血のヘモグロビンによるものと思われ
る．Gradient Echo 法と Spin Echo 法で同じ TE で撮像した（e）と（f）を比較するとその違いは明ら
かであり，Gradient Echo 法の画像は T2*によって Spin Echo 法で得られていない層構造が描出されて
いる．しかしながら Gradient Echo 法の画像はアーチファクトが目立つ．1 つは脳内および脳表面に
わずかに存在していた気泡による信号損失である．TE が長くなるにつれて損失領域は大きくなっ
ている．もう 1 つは首の脊髄領域などに強く見られるリンギングアーチファクトである．リンギン
グアーチファクトについては装置の不完全性による渦電流によるアーチファクトであると考えら
れる．このように Gradient Echo 法において長い TE は画像のコントラストとアーチファクトを増加
させる．また言うまでも無く TE の延長は SNR を低下させる．以上の結果から，本研究の目的であ
るヒト胚子標本の撮像では，まず解剖学的構造を取得することが目的であるため，ある程度コント
ラストが得られた上で TE が短いものを選ぶことが好ましいと考える．今回得られた結果から見る
と TE=8 ms 以下が，アーチファクトが少なく明瞭な画像と言える．SNR の観点から見ると最短で
ある TE=5 ms も魅力的であるが，装置への負荷が大きくなるため現状ではコンスタントに用いるこ
とは困難である．よって本研究では TE=6 ms 程度が現実的な最適値と言える． 
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Fig. 5.4. 異なるエコータイムの Gradient Echo 画像と Spin Echo 画像．Gradient Echo 画像 TR=200 ms
（a）TE=5 ms，（b）TE=6 ms，（c）TE=8 ms，（d）TE=10 ms，（e）TE=12 ms．（f）Spine Echo 画像
TR=200 ms，TE=12 ms． 
 
5.4 ヒト胚子標本高分解能解剖学的構造データベース構築のための最適計測手法の
検討 
	 高分解能解剖学構造データベース構築のために求められる用件は主に以下の 3 つである． 
1. 高い空間分解能（ (60 µm)3以上） 
2. 組織を区別できるコントラスト 
3. 短い撮像時間 
これらを満たす撮像方法を検討した． 
	 まず空間分解能に関しては，実験結果で示したように，いずれの撮像方法においても高い空間分
解能を実現できることが示された．組織の区別に関しては，一般的な臨床などでは，T1強調画像と，
T2 強調画像など，複数のデータを取得して統合的に解析が行われることが多い．しかしながら 4.3
節より，ヒト胚子標本において T1，T2は相関が高いことが示された．これはどちらのデータを取得
しても得られる情報はほとんど等しいということを示す．すなわち両者を取得する必要性は必ずし
も無く，どちらか一方のみの取得できれば良いことを示している．データベースの構築においては，
a cb
d fe
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短時間で多くのサンプルを撮像する必要があるため，単位時間あたりの SNR を考慮すると T1強調
のみの計測が適していると考えられる．また，4.5 節より，撮像手法としては Gradient Echo 法が SNR
が高く豊富なコントラストを有していることが示された．よって以上の実験結果から，ヒト胚子標
本の高分解能解剖学的構造の撮像手法としては Gradient Echo 法の T1強調が好ましいと言える． 
	 次に T1強調画像の TR について検討した．式 5.1 に本研究で用いた FA=90 deg の Gradient Echo
の信号強度の式を示し，ノイズの式を式 5.2 に示す． 
 
Signal = kρ{1-exp(-TR/T1)}exp(-TE/T2*)･(TM/TR)    ・・・（式 5.1） 
Noise = √NEX∝√(TM/TR)      ・・・（式 5.2） 
 
ここで TM は計測時間を示す．また T2*は磁場不均一の影響を受けた見かけの T2を示す．よって SNR
は次式で表すことができる． 
 
SNR= kρ{1-exp(-TR/T1)}exp(-TE/ T2*)･√(TM/TR)   ・・・（式 5.3） 
 
Fig. 5.5 に式 5.3 を用いて求めた代表的な組織の TR と SNR の関係を示す．なおここでは，磁場不均
一はほとんど影響を与えないと仮定し T2*＝T2と等してグラフを求めた．本図より TR は 200 ms か
ら 400 ms 程度が各組織とも SNR が高く，組織間のコントラストもつきやすいことが示された．同
時に，従来研究で用いた TR=100 ms は SNR 的に悪い条件であったことが示された．従来の研究で 
 
 
Fig. 5.5. Gradient Echo 法における TR と SNR の関係. 
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TR=100 ms を採用していた主な理由は保存液の信号抑制であった．保存液の信号の混入は，画像の
コントラストを低下させると共に，信号のダイナミックレンジを広げるため信号の検出を困難にす
る．そのため，従来の研究では TR=100 ms を用いた．今回の最適計測手法の検討においても，従来
研究同様，保存液の混入を抑えたいという要望はある．そこで SNR が高く TR が短い TR=200 ms
に着目した．本研究において TR=200 ms の画像をいくつか取得したが， Gradient Echo 法ではほと
んど気にならず良好な画像が得られていた．よって TR=200 ms は最適計測手法の TR になり得ると
言える． 
	 以上の検討から，高分解能解剖学構造データベース構築に最適な撮像手法は Gradient Echo 法の
T1強調（TR=200 ms）であると結論づけた． 
 
5.5 さらなる高分解能撮像の試み 
 本研究では(60 µm)3で撮像してきたが，本考察では体積比 1/3 の(40 µm)3で撮像しさらなる高分解
能撮像のメリットを探った．撮像対象は CS23 のヒト胚子標本とし，RF コイルは， 15 mm 試験管
頭部用 Birdcage コイルを使用し頭部を撮像対象とした．撮像シーケンスは Gradient Echo 法（TR=200 
ms，TE=7 ms，Image Matrix: 512×512×1024，Voxel size =(40 µm)3，NEX=4，Scan time=58 hours）
とした．比較対象として(60 µm)3（Gradient Echo 法：TR=200 ms，TE=6 ms，Image Matrix: 256×256
×512，Voxel size =(60 µm)3，NEX=2，Scan time=7.2 hours）での撮像結果も示す．共に SNR を最優
先として TE は最短とした． 
	 Fig. 5.6 に撮像結果を示す．Fig. 5.6（a）〜（c）はそれぞれ(60 µm)3で撮像した正中 Sagittal 画像，
頭部中心 Axial 画像，目中心 Axial 画像である．Fig. 5.6（d）〜（e）はそれぞれ(40 µm)3で撮像した
正中 Sagittal 画像，頭部中心 Axial 画像，目中心 Axial 画像である．本図から分かるように(40 µm)3
の画像は(60 µm)3の画像と比べると，より鮮明な画像が得られた．しかしながらこの分解能の差で
は解剖学的に見える情報はほとんど変化していないように思われた．(40 µm)3の撮像では撮像時間
が(60 µm)3撮像時の 8 倍程度となり，また，延髄の領域では TE 延長に伴うコントラストの変化や，
目の領域などでは渦電流によるリンギングアーチファクトが目立つようになってきていることか
ら，むしろデメリットが目立ってきている．これら状況を踏まえると，今後は，短時間で(30 µm)3
を超える高い分解能を実現しアーチファクトの無い装置の開発をすることが 1つの目的となり得る
が，現段階では莫大なコストがかかることが予想され現実的では無いと思われる．そこで 1 つの可
能性としては，本研究で取得した拡散情報に加え磁化率情報などの物性値を安定的に取得するよう
な装置の開発が行われれば，(60 µm)3の分解能であっても，ヒト胚子標本の解析に有用な情報を与
えることができるようになると思われる．今後は分解能だけで無く様々な情報の取得が重要になっ
てくると考えられる． 
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Fig. 5.6. 高分解能撮像. Gradient Echo 法画像(60 µm)3（a）正中 Sagittal，（b）頭部中心 Axial，（c）目
中心 Axial．Gradient Echo 法画像(40 µm)3（d）正中 Sagittal，（e）頭部中心 Axial，（f）目中心 Axial． 
 
 
5.6 先行研究との比較 
	 Fig5.7 にこれまでに行われたヒト胚子標本を用いた研究の撮像結果を示す．ここでは Bradley 
Smith（Duke 大）（3））らによる 9.4T MR microscope を使用して取得した画像（Fig.5.7（a）http: 
//embryo.soad.umich.edu/より引用）と，当研究室にて 2006 年春に終了した，9.4T MR microscope を
使用して取得した画像（Fig.5.7（b）（10）），そして本研究で開発した 9.4T MR microscope と決定し
た最適計測手法を用いて取得した画像（Fig.5.7（c））の比較を行う．撮像シーケンスは（a）はスピ
ンエコー法，（b-c）は Gradient Echo 法であり，ボクセルサイズは（a）が(140 µm)3，（b-c）が(60 µm)3
である．撮像時間は（a）は不明であるが（b）は 24 時間（c）は 7.2 時間である．本図から判るよ
うに，本研究（c）では，従来の研究と比べ圧倒的に分解能が高く，SNR も高い鮮明な画像を得た．
また，撮像時間は従来（b）に対して 1/3 程度まで短縮し，複数のサンプルの撮像を容易とした．さ
らに本研究で開発した MR microscope は，高分解能画像に加え，T1，T2，拡散情報も取得可能とし
た．以上より，本研究で開発した MR microscope は従来の研究で開発された装置より高い性能を有
しており，ヒト発生学の研究において重要な役割を担うツールとなり得ると考えられた． 
 
a cb
 fe
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 （a）	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 （b）	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 （c） 
Fig. 5.7. 従来研究との比較（a）Duke 大	 9.4T Spin Echo（b）筑波大（2006 年） 9.4T Gradient Echo
（c）本研究	 9.4T Gradient Echo. 
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第６章	 結語  
	 ヒト胚子標本の高分解能解剖学構造データベースの構築を目的として，MR microscope の開発と，
最適計測手法の検討を行い以下の結果を得た． 
 
１）	 ヒト胚子標本の高分解能撮像（画素サイズ (60 µm)3）に加え，緩和時間（T1，T2），分子拡散情報
を取得可能な，9.4T MR microscope を開発した． 
２）	 ヒト胚子標本高分解能解剖学構造データベース構築のための最適な計測手法は，9.4T では TR=200 
ms の Gradient Echo T1 Weighted 画像である． 
３）	 上記１）,２）を用いることで撮像時間を従来の約 1/3 に短縮した． 
 
以上より，本研究ではヒト胚子標本の高分解能解剖学構造データベースを構築する基盤技術を構築
した．今後，多チャンネルプローブなどを用いて複数のサンプルの撮像を行えばヒト胚子標本の高
分解能解剖学構造データベースの構築が可能になると考える． 
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